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ÚVOD 
 Cílem této diplomové práce je metoda optimalizace parametrů snímání MR signálů pro měření 
malých objektů. Abych byl schopen tento cíl realizovat, musel jsem strukturu práce navrhnout tak, 
abych postupně pronikl do dané problematiky. Metoda optimalizace je tedy rozvržena do celé práce. 
 První kapitola je zaměřena na základní pojmy a principy NMR. Dozvíte se zde, co si máte 
představit pod pojmem nukleární magnetická rezonance a jaký je její princip. Mimo jiné se v této 
kapitole dozvíte, jak se budou chovat jádra vodíku bez a při vystavení vnějšímu magnetickému poli. 
 V druhé kapitole se seznámíte s relaxačními procesy a FID signálem. Jejich znalost je 
nezbytná pro pochopení základních měřicích sekvencí. Mezi tyto sekvence patří Saturation -
 Recovery, Spin - Echo, Inversion - Recovery a Gradient - Echo. Pro mě nejdůležitější sekvencí je 
Spin - Echo, která je později použita pro sejmutí MR obrazů. 
 K vytvoření MR obrazu je vedle vhodné sekvence RF impulzů a vnějšího magnetického pole 
nutné provést prostorové kódování elementárního objemu. Tímto kódováním se zabývá třetí kapitola. 
 Ve čtvrté kapitole s názvem základní metody sběru obrazových dat a rekonstrukce obrazu je 
popsán princip 2D FT rekonstrukční metody. Dále je zde popsán časový sled buzení a kódování této 
metody. 
 Pátá kapitola je zaměřena na teoretické poznatky o parametrech ovlivňujících velikost poměru 
signál-šum. Mezi tyto parametry patří například vliv: přijímače, relaxace, skenovacích parametrů. 
 S pátou kapitolou úzce souvisí kapitola šestá. Tu lze rozdělit do dvou částí. V první části 
uplatňuji teorii získanou v předešlé kapitole. Porovnávám zde za pomoci programu MATLAB 
velikosti poměrů signál-šum v závislosti na různých parametrech (Počtu vzorků v obraze, šířce pásma 
přijímacího obvodu, průměru cívek). Pro názornost jsou závislosti vyneseny do grafů, z nichž je patrné 
jak optimalizovat parametry pro dosažení co největšího poměru signál šum. V druhé části kapitoly 
ověřuji získané výsledky za pomoci MR systému umístěného v ÚPT Brno. Ověřování bude probíhat 
tak, že budou sejmuty MR obrazy trubičky o průměru 2 mm naplněné destilovanou vodou. Obrazy 
budou snímány pro stejné parametry jako v první části kapitoly. Analýzu provedu za pomoci 
programu MAREVISI a daných vzorců. Výsledkem této kapitoly by mělo být ověření výsledků 
dosažených v první časti kapitoly. Jinými slovy si zde potvrdíme jak optimalizovat parametry pro 
dosažení co největšího poměru signál-šum. 
 Abych dosáhl co největšího poměru signál-šum, musí být obraz filtrován. Sedmá kapitola se 
tedy zabývá filtrací. Pro filtraci bude využito programu MATLAB a jeho funkcí. Před samotnou 
filtrací se seznámíme s teorií vlnkové transformace. Bude zde znázorněno, jak vypadá originální obraz 
před filtrací, jak vypadají aproximační, horizontální, vertikální a diagonální detailní koeficienty 
1. stupně dekompozice a jak vypadá obraz po filtraci. Dále zde bude provedeno porovnání účinnosti 
jednotlivých vlnkových funkcí. Nejlepší z nich bude aplikována na MR obraz, který bude následně 
analyzován a porovnán z hlediska poměru signál-šum s MR obrazem před filtrací. 
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1 ZÁKLADNÍ POJMY A PRINCIP NUKLEÁRNÍ MAGNETICKÉ 
REZONANCE (NMR)    
Pod pojmem Nukleární Magnetická Rezonance (NMR) by si hodně lidí mohlo myslet, že se bude 
jednat o něco, v čem hraje svou roli nukleární materiál. Ve skutečnosti tomu tak není. Jednotlivá slova 
ve zkratce NMR znamenají: 
Nukleární  znamená to, že jde o metodu týkající se jader atomů, nikoliv o metodu využívající 
ionizačního záření, jak by se mohlo zdát. 
Magnetická je nutno generovat velmi silné magnetické pole, přičemž se využívá magnetických 
vlastností jader. 
Rezonance „ohlas“ jader nacházejících se v magnetickém poli na vnější energetický podnět 
v podobě elektromagnetického záření o určité frekvenci 
NMR je jednou z nejsložitějších v praxi využívaných analytických a zobrazovacích metod. Je založena 
na sledování odezvy jader s nenulovým magnetickým momentem umístěných v silném magnetickém 
poli a jejich interakci s vysokofrekvenčním elektromagnetickým vlněním. [1] 
1.1 PRINCIP NMR 
Abychom všemu dobře rozuměli, musíme si nejprve objasnit několik skutečností. 
Stavba atomu: 
Atom (Obr. 1) se skládá z atomového jádra a elektronového obalu. V atomovém jádře jsou umístěny 
nukleony (protony a neutrony). Elektronový obal je kolem atomového jádra a jsou v něm soustředěny 
elektrony, jež se pohybují po určitých orbitách. [2] 
 Velikost atomu je řádově 10-10 m, velikost jádra je řádově 10-15 m. 
 Elektrony jsou řádově menší než nukleony. 
 Nukleonové číslo A vyjadřuje celkový počet nukleonů v jádře. 
 Protonové (atomové) číslo Z udává počet protonů v jádře. 
 
 
Obr. 1 Stavba atomu 
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V periodické tabulce prvků zjistíme A i Z následovně X
A
Z kde X je jakýkoliv prvek tabulky. 
Jednotlivé elektrony se pohybují po orbitách v závislosti na vlastní energii. Orbit s nejnižší 
energetickou hodnotou je tzv. základní stav. Dodáním energie atomu (absorpce světla, zahřátí…) je 
elektron excitován na vyšší orbit (energetickou hladinu s vyšší energií – excitovaný stav). Na tomto 
orbitu však elektron setrvá jen krátkou dobu a za vyzáření energie (ve formě elektromagnetického 
záření) přejde opět do základního stavu. Přechod z excitovaného do základního stavu nemusí být 
skokový, ale může být stupňovitý přes energeticky nižší hladiny. 
Dosud jsme uvažovali pohyb elektronu kolem jádra pouze po orbitu. V kvantové mechanice lze 
elektron charakterizovat vlastností, kterou označujeme spin „S“. Přibližná představa spinu je založena 
na rotaci elektronu jakožto nabité koule kolem své osy (Obr. 2), kterému přísluší vnitřní moment 
hybnosti S. Podle této představy jsou orbitální moment hybnosti a vnitřní moment hybnosti (spin) 
analogií momentu hybnosti Země při oběhu kolem slunce a moment hybnosti rotace Země kolem své 
osy. Rotace elektronu kolem vnitřní osy je rotací náboje. Proto momentu hybnosti S přísluší rovněž 
magnetický moment, který označujeme jako spinový magnetický moment. [2] 
 
Obr. 2 Model rotujícího elektronu [2] 
Vztah mezi spinovým magnetickým momentem µ (mspin) a spinem S 
Sm 
e
SPIN
m
e
, S
em
e
spinm
     
 
(1) 
e… elementární náboj ( 1,602*10-19C ), 
m… hmotnost elektronu ( 9,11*10-31Kg ), 
označení mspin je uváděno také jako µ. 
 
Lze měřit pouze určitou složku spinu, např. SZ respektive Zμ a tato složka nabývá elementárních 
hodnot. 
Pro proton platí, že složka spinu ve směru osy Z (SZ) může mít pouze dvě hodnoty: 
I
h
IS
π2
Z    pro  
2
1
I
 
(platí pro atom vodíku), 
(2) 
 …redukovaná Planckova konstanta, 
I…. spinové kvantové číslo. 
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Spinové kvantové číslo může nabývat různých hodnot v závislosti na počtu nukleonů: 
 A i Z jsou lichá  nI
2
1
    (n = 1, 3, 5…), 
Př. H11  (Atomy vodíku jsou využívány v NMR). 
 A je sudé, Z je liché  ...2,1I  
Př. N147  
 A i Z jsou sudá   0I . 
C126  
Jestli-že máme spočítaný spin SZ, můžeme vypočítat spinový magnetický moment nukleonů: 
ZS
m
e
e
Z 
.     
 
(3) 
Dosazením do této rovnice dostaneme 
124
B JT1027,9
  (tzv. Bohrův magneton). Spinové 
magnetické momenty ostatních elementárních částic jsou pak násobky Bohrova magnetonu. 
Spinové kvantové číslo I a spinový magnetický moment µ jsou navzájem vázány poměrem 
magnetického a mechanického momentu, tedy tzv. gyromagnetickou konstantou γ [2]. 
I  .       
(4) 
Sčítání elementárních magnetických momentů 
Několik protonů v jádře atomu dávají dohromady magnetický moment, který je dán vektorovým 
součtem elementárních magnetických momentů. Za „normálních podmínek“ jsou magnetické 
momenty protonů orientovány náhodně a tedy výsledný magnetický moment M = 0. (Obr. 3) 
 
 
Obr. 3 Výsledný magnetický moment 
Již víme, jaký bude výsledný magnetický moment při „normálních podmínkách“. Teď se podíváme, 
jak tomu bude u „nenormálních podmínek“. Ty vytvoříme umístěním atomových jader (tkáně) do 
vnějšího homogenního magnetického pole. 
Magnetické momenty (atomy) se natočí do polohy rovnoběžné se směrem pole a kolíbají se kolem osy 
otáčení (kolem rovnovážné polohy) – konají precesní pohyb (Obr. 4). Frekvence této precese (tj. 
frekvence, se kterou se atomy kolíbají) se nazývá Larmourova frekvence a je závislá na velikosti 
magnetické indukce B0. Magnetické momenty mohou být vůči směru siločar magnetického pole 
orientovány paralelně nebo antiparalelně. Antiparalelní atomy mají vyšší energii než paralelní (viz 
Obr. 6 hladina E2). 
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Obr. 4 Precesní pohyb 
1.2 LARMOUROVA FREKVENCE A ENERGETICKÉ HLADNINY. 
Na Obr. 5 a Obr. 6 je znázorněn vliv magnetického pole na jádra 2/1I . Obecně mohou jádra v 
magnetickém poli nabývat 2I+1 energetických stavů. Tyto stavy se liší v závislosti na natočení 
magnetického momentu vůči magnetickému poli. Obr. 5 znázorňuje energetickou hladinu a směr 
jaderných spinů bez vystavení magnetickému poli. Naproti tomu Obr. 6 znázorňuje totéž v případě 
vystavení jader magnetickému poli. Je známé, že vlivem magnetického pole dojde k rozštěpení 
degenerovaných energetických hladin (Zeemanův jev). Čím silnější je pole, tím větší energetický 
rozdíl vznikne mezi hladinami. Tento rozdíl také závisí na gyromagnetickém poměru jader. 
 012 BEEE ,      
(5) 
fhE  ,       
(6) 
2π
0 
B
f
,      
 
(7) 
kde f je Larmourova (rezonanční) frekvence. Jak již bylo řečeno výše, proton může nabývat dvou 
stavů. Nízkoenergetického (E1) a vysokoenergetického (E2). Přechod mezi těmito stavy nastane 
absorpcí energie (fotonu) o Larmorově frekvenci (nebo jeho emitací). [1, 4] 
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Obr. 5 Energetické hladiny a spiny jader bez vystavení magnetickému poli 
 
 
Obr. 6 Energetické hladiny a spiny jader vystavené magnetickému poli 
Obsazení různých energetických hladin je řízeno Boltzmannovým zákonem: 
kT
E
N
N


  e
,       
 
(8) 
N  počet protonů na vyšší energetické úrovni, 
N  počet protonů na nižší energetické úrovni, 
T  teplota, 
k  Boltzmanova konstanta (
123JK1038,1  ). 
Jádra se snaží zaujmout nejnižší energetickou hladinu (m = 1/2), ale v tom jim brání tepelný pohyb 
systému. [4] 
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2 ZÁKLADNÍ MĚŘICÍ SEKVENCE A KONTRASTY  
Hlavním cílem MR zobrazování je vytvořit snímek s kontrastem mezi jednotlivými typy tkání. Jas 
v obrázku ovlivňuje mnoho faktorů. Mezi základní patří relaxační časy T1 a T2. [4] Relaxační procesy 
si popíšeme v následujících kapitolách. 
2.1 T1 RELAXAČNÍ PROCES 
Při konstantní teplotě T a indukci vnějšího magnetického pole B0 má výsledný magnetický moment 
M0 směr stejný jako vektor B0 (Obr. 7) Tedy 0Z MM    0 YX MM . 
 
Obr. 7 Porovnání směru působení výsledného magnetického momentu a homogenního magnetického 
pole 
Aplikací radiofrekvenčního signálu (RF signálu) o Larmourově frekvenci vybudíme protony na vyšší 
energetickou hladinu a tím změníme výsledný magnetický moment tak, že MZ = 0. 
Vybuzení protonů na vyšší energetickou hladinu lze realizovat pomocí: 
 90° RF impulzem, který změní orientaci MZ tak, že MZ = 0, 
 180° RF impulzem, který změní orientaci na opačnou. 
Po ukončení 90° RF impulzu nastává doba relaxace, tedy doba kdy se vektor magnetizace vrací do 
rovnovážné polohy (Obr. 8). [4] Proces podélné relaxace lze popsat vztahem: 










1e10Z
T
t
MM
.      
 
(9) 
 
Obr. 8 Podélná relaxace 
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2.2 T2 RELAXAČNÍ PROCES 
Po aplikaci 90° RF impulzu dojde, jak již bylo zmíněno ke snižování MZ, nicméně se vektor 
magnetizace M0 natočí (záleží na směru RF impulzu – např. do xy) do roviny xy. Po skončení RF 
impulzu je vektor magnetizace orientován ve směru y (elementární magnetické momenty jsou 
sfázovány). Vlivem spinových interakcí mezi jádry a vlivem nehomogenního magnetického pole dojde 
k postupné ztrátě fázové koherence jader. [5] To se projeví jako růst složky MZ za současného poklesu 
složky MXY (viz Obr. 9). Pokles složky MXY je obdobou T1: 
2TMM
t
XY0XY e


  








2
γΔ11 0
2
*
2
B
TT
  
Platí 12
*
2 TTT  .  
(10) 
 
Obr. 9 Příčná relaxace 
S procesy T1 a T2 souvisejí tzv. Relaxační časy T1 a T2. V souvislosti s relaxačním časem T1 mluvíme o 
podélné relaxaci, s T2 mluvíme o příčné relaxaci. Tyto relaxace patří k základním faktorům 
ovlivňujícím jas v obraze. Různé tkáně mají různé relaxační časy a tím různý jas. V medicíně se pro 
zobrazování využívají obrazy váhované T1 a T2 (viz Obr. 10), což nám umožní jasově odlišit různé 
tkáně. Toho se využívá v medicíně k diagnostice chorobné tkáně. 
 
Obr. 10  Váhování pomocí T1 a T2 [5] 
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Relaxační časy T1 a T2 lze určit s využitím následujících měřicích sekvencí: 
 Saturation - Recovery (SR), 
 Spin - Echo (SE), 
 Inversion - Recovery (IR), 
 Gradient - Echo (GE). 
2.3 TECHNIKY MĚŘENÍ RELAXAČNÍCH ČASŮ 
Předtím, než si jednotlivé metody popíšeme, objasníme si pojem FID (Free Induction Decay) neboli 
volně indukovaný signál. Tento signál má harmonický průběh s exponenciálně klesající 
obálkou. Výsledný snímaný signál je tvořen superpozicí elementárních signálů od všech 
vystavených jader, tzn., že jádra různých prvků dávají signály odlišných parametrů, které jsou 
ovlivněny homogenitou statického magnetického pole a interakcemi mezi vlastními jádry. [6] 
FID signál se indukuje v měřicí cívce při návratu vektoru magnetizace do rovnovážné polohy. Aby 
došlo k indukci, měřicí cívky musí být vhodně natočeny. Proud má harmonický charakter o 
Larmourově frekvenci. Obálka je modulována exponenciální funkcí pro T2
*
. Hodnota obálky je 
úměrná velikosti vektoru magnetizace v rovině xy. Průběh FID signálu je znázorněn na Obr. 11. 
 
Obr. 11 FID signál 
Nyní, když už známe co to je signál FID, můžeme přejít k popisu jednotlivých způsobů měření 
relaxačních časů. 
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2.3.1 MĚŘICÍ SEKVENCE SATURATION - RECOVERY (SR) 
Při měřicí sekvenci Saturation Recovery se aplikují 90° RF impulzy s opakovací periodou TR, tím 
dochází k vychýlení vektoru magnetizace M0 do roviny xy. Pak nastane doba relaxace, kdy se M0 
vrací do rovnovážné polohy. Jelikož mají různé tkáně různé hodnoty T1 (T1a, T1b), bude rychlost 
podélné relaxace v různých tkáních rozdílná. Přivedeme-li ve vhodnou dobu 90° RF impulz, bude z-
tová složka magnetizace a následně po překlopení do xy úroveň FID signálu jiná pro různé tkáně. Jak 
je naznačeno na Obr. 12. 
Jelikož chceme měřit relaxační čas T1, musí být opakovací čas TR menší než T1. Pak úroveň FID 
signálu závisí na T1 a nikoli na hustotě protonů. [5] 
Abychom v případě měření T1 docílili maximálního kontrastu v obrazu, musíme vhodně zvolit periodu 
TR. Cílem je najít takový čas TR, kdy je rozdíl relaxačních křivek (křivky T1a, T1b) maximální. Tedy: 
 ba TT 11max  .       
(11) 
Dosadíme-li do tohoto vztahu vztah pro T1 a následně provedeme derivaci, dostaneme vztah pro 
optimální čas TR [5]: 
.
11
ln
11
1
1
OPTIMALNIR
ab
b
a
TT
T
T
T


     
 
(12) 
Jak již bylo řečeno, kontrast v obraze umožňuje rozlišit různé tkáně. Zvýšení kontrastu lze docílit 
podáním kontrastních látek před vyšetřením pacienta. 
 
Obr. 12 Měřicí sekvence Saturation - Recovery 
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Pozn.: Kontrastní látky jsou paramagnetické látky, které zvyšují množství siločar v daném objemu 
tkáně a zvyšují tak četnost relaxačních jevů jader. Tím ovlivňují T1 a T2. [4, 5] 
2.3.2 MĚŘICÍ SEKVENCE SPIN - ECHO (SE) 
Měřicí sekvence spinového echa je metoda využívající jednoho 90° RF impulzu a jeden nebo několik 
180° RF impulzů. Po příchodu 90° RF impulzu se vektor magnetizace natočí to roviny xy. Následně 
nastane T2 relaxace. Vlivem této relaxace některé protony precedují s nepatrně vyššími a některé 
s nižšími frekvencemi. Nastává tedy rozfázování. Přivedeme-li ale ve vhodnou dobu tzv. refokuzační 
180° RF impulz, spiny jednotlivých protonů se překlopí o 180°. Toto překlopení způsobí, že se 
jednotlivé spiny opět sfázují a v přijímací cívce je detekován echo signál. Úroveň signálu echa je 
závislá na relaxačním čase T2 tkáně. (T2
*
 se neuplatní – vliv nehomogenity B0 pole při rozfázování se 
vyruší při opětovném sfázování). [5] Celý postup je naznačen na Obr. 13. 
 
Obr. 13 Měřicí sekvence SPIN-ECHO 
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2.3.3 MĚŘICÍ SEKVENCE INVERSION - RECOVERY (IR) 
Měřicí sekvence je založena na aplikaci 180° a 90° RF impulzů. Při příchodu 180° RF impulzu je 
vektor magnetizace M0 překlopen o 180°, tedy do záporného směru osy z. Vektor magnetizace má 
tedy hodnotu  –M0 . V tuto chvíli se začíná uplatňovat T1 relaxace a vektor magnetizace se začne 
vracet do rovnovážné polohy, což se projeví exponenciálním nárůstem MZ. Jelikož není ve směru xy 
žádná složka, v cívce se nemůže indukovat proud. Nyní přivedeme v čase TI (inverzní doba) 90° RF 
impulz. Vektor magnetizace se natočí to směru roviny xy, čímž se v cívce začne indukovat FID signál. 
(Pokud by ovšem 90° RF impulz přišel v době t = 0,69T1, žádný signál by se neindukoval – tzv. 
nulový bod t. [5] Úroveň FID signálu je závislá na době T1 relaxace zobrazované tkáně. Kontrast 
v obrázku lze nastavit pomocí času TI. Ve srovnání s metodou SR lze pomocí metody IR dosáhnou 2x 
většího kontrastu. [4, 5] 
 
Obr. 14 Měřicí sekvence INVERSION – RECOVERY 
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2.3.4 MĚŘICÍ SEKVENCE GRADIENT – ECHO (GE) 
Další z měřicích sekvencí je Gradient – Echo. Tato sekvence začíná 90°RF impulzem, který sklopí 
vektor magnetizace do roviny xy. K vyvolání echa je zde ale na rozdíl od SE techniky použit gradient 
magnetického pole místo dalšího impulzu. Je-li k základnímu magnetickému poli B0 přidáno 
gradientní magnetické pole, budou sousedící protony precedovat s mírně odlišnou Larmorovou 
frekvencí. To způsobí rozfázování jednotlivých spinů. Následuje gradient s opačným znaménkem, 
který znovu sfázuje jednotlivé spiny a tím vyvolá echo. Na rozdíl od SE techniky pokles amplitudy 
echo signálu proti amplitudě FID signálu je závislý na relaxačním čase T2*. 
 
Obr. 15 Měřicí sekvence GRADIENT – ECHO 
 
Tato technika pracuje s menšími časy echa TE než Spin - Echo a pro excitaci se využívá menších 
sklápěcích úhlů (tzv. flip angle < 90°), což vede k možnosti menších časů TR => jedná se o velmi 
rychlou zobrazovací techniku, která slouží jako základ pro zobrazovací techniky používané 
v současnosti. [5] 
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3 ZÁKLADNÍ PRINCIPY PROSTOROVÉHO KÓDOVÁNÍ JEVU 
MAGNETICKÉ REZONANCE 
K vytvoření MR obrazu je vedle vhodné sekvence RF impulzů a vnějšího magnetického pole B0 nutné 
provést prostorovou identifikaci (kódování) elementárního objemu (voxelu), ve kterém je realizováno 
měření jevu MR. Prostorové kódování pozice se u moderních MR zobrazovacích systémů realizuje 
pomocí gradientních magnetických polí. V současné době se nejčastěji používá rovinné respektive 
planárně selektivní 2D metody a objemové 3D techniky. Planární metody vycházejí z myšlenky 
současného buzení MR v celém objemu zobrazované scény. [7] 
3.1 SELEKCE TOMOGRAFICKÉ ROVINY 
Výběr tomografické roviny se provádí superpozicí gradientního pole na základní homogenní 
magnetické pole B0 během excitace jaderného systému během RF impulzu. Nejčastější metodou je 
metoda Selektivní excitace tomografické roviny. [7] 
3.1.1 SELEKTIVNÍ EXCITACE TOMOGRAFICKÉ ROVINY 
K výběru tomografické roviny se využívá gradientního magnetického pole GZ orientovaného do osy z. 
Toto pole má velikost řádově jednotky až desítky mT/m. Ve stejném směru působí homogenní 
magnetické pole B0 jehož velikost dosahuje desetin až jednotek T. Superpozicí GZ a B0 dochází 
k závislosti Larmourovy frekvence na směru osy z. Pro vysvětlení funkce výběru tomografické roviny 
si představme trubku, na jejíchž koncích jsou umístěny z-cívky (Obr. 17). Tyto cívky, s opačným 
směrem toku elektronů, umožňují vzniknout úseku pole GZ jehož změna je lineární.[7] Jak je 
naznačeno na Obr. 16. 
 
Obr. 16 Geometrie z-cívek a vznik lineárního gradientního pole GZ 
19 
 
Volbou gradientu GZ vybereme frekvenci, na které bude naše tomografická rovina. Šířka této 
tomografické roviny z v podstatě odpovídá rozdílu kmitočtů  . 
 
Obr. 17 Vzájemná závislost mezi pozicí vrstvy, její tloušťkou  z  , frekvenčním pásmem     
budicího RF impulzu a velikostí magnetického pole 
Aplikujeme-li RF impulz ve frekvenční oblasti    
zZ  G ,      
(13) 
budou rezonovat pouze jádra z tohoto rozsahu. Aby se zamezilo tzv. přeslechům mezi sousedními 
tomografickými rovinami, měl by být profil tomografické roviny pravoúhlý. Tomu odpovídá 
pravoúhlý charakter spektra generovaného RF signálu (Obr. 21). Požadavek na pravoúhlé spektrum 
RF signálu předurčuje i tvar časové závislosti budicího RF impulzu. Ten by měl mít charakter funkce 
 
at
atsin
 kde a je nepřímo úměrné požadované šířce frekvenčního pásma. Funkce 
 
at
atsin
 je časově 
nekonečná. My potřebujeme konečnou dobu trvání RF impulzu, proto musíme na funkci aplikovat 
pravoúhlé okno. Aplikace toho okna vede k distorzi pravoúhlého spektra a ke vzniku překmitů spektra 
na jeho hranách (ring effect). Tyto překmity jsou zdrojem tzv. Gibbsonova artefaktu (Obr. 18). [7] 
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Obr. 18 Srovnání a) úzkopáskového b)širokopásmového buzení RF impulzem na tvar jeho časové 
závislosti c) Gibbsonův artefakt 
 Časovou závislost magnetické složky budicího RF pulzu lze vyjádřit vztahem 
   
  
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


  0tt0  ,  
 
(14) 
kde doba t0 je rovna polovině doby trvání RF impulzu. Ze vztahu (14) je vidět závislost mezi velikostí 
gradientu GZ a šířkou vysílaného pásma frekvencí   pro z . Při volbě odpovídající kombinace 
musíme brát na zřetel závislost poměru signál – šum (SNR) na šířce pásma  . 
Δω
1
SNR 
.      
 
(15) 
Ze vztahu (15) vyplývá, že úzkopásmové spektrum RF impulzu vede ke zlepšení poměru SNR a 
energetické rozlišovací schopnosti. Jestliže budeme současně aplikovat RF impulz a gradient GZ , 
dojde k rozfázování spinujících jader. Pro opětovné sfázování musíme aplikovat záporný gradient GZ 
stejné velikosti s poloviční dobou trvání (Obr. 19). 
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Obr. 19 Současné aplikování 90°RF impulzu a gradientu GZ 
3.2 PRINCIP PROSTOROVÉHO KÓDOVÁNÍ TOMOGRAFICKÉ ROVINY 
Na předchozích stránkách jsme se dozvěděli, že gradient GZ slouží pro výběr tomografické roviny. 
Prostorové kódování ve vybrané tomografické rovině se provádí za pomoci další dvojice gradientních 
polí. Jsou to GX a GY. Tyto gradienty jsou superponovány na základní pole B0 v ortogonálním směru 
vůči GZ. Díky nezávislému buzení cívek pro jednotlivé gradientní pole můžeme vytvořit lineární 
změnu magnetického pole v libovolném směru v souladu s rovnicí: 
2
Z
2
Y
2
X GGGG  .      
 
(16) 
Pro popis prostorového kódování v rovině x, y si představme libovolný předmět z homogenního 
materiálu. Ten vložíme do homogenního magnetického pole B0 , vystavíme RF impulzu a sejmeme 
FID signál. Spektrum FID signálu bude odpovídat úzkém špičce, jejíž hodnota respektive její plocha je 
úměrná počtu rezonujících jader na určité Larmourově frekvenci (viz Obr. 20). [7] 
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Obr. 20 Spektrum FID signálu 
Jestliže nasuperponujeme na pole B0 gradientní pole GXY a vybudíme RF impulzem se signálovým 
spektrem ωΔ , budou jádra rezonovat na Larmourových frekvencích, jejichž hodnota lineárně roste 
s poziční informací. Vezměme na vědomí, že indukovaná FID signál reprezentuje spektrum kmitočtů, 
jehož spektrální hustota na odpovídající frekvenci je úměrná počtu rezonujících jader na téže 
frekvenci. [7] Lineární nárůst magnetického pole ve zvoleném směru způsobuje lineární nárůst 
rezonanční frekvence. Tato závislost představuje frekvenční kódování poziční souřadnice. Získané 
spektrum tak nese informaci jak o počtu rezonujících jader, tak o jejich pozici a vytváří jednu projekci 
předmětu (Obr. 21). Směr projekce je určen gradientním polem GXY .Ten lze měnit za pomocí dvou 
nezávislých gradientů GX a GY. Superpozicí B0 a GXY  jsme tedy rozčlenili tomografickou rovinu na 
sloupce, ve kterých rezonují jádra o Larmourových frekvencích.  
 
Obr. 21 Spektrum FID signálu po superpozici B0 a GXY 
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4 ZÁKLADNÍ METODY SBĚRU OBRAZOVÝCH DAT 
A REKONSTRUKCE OBRAZU 
Při planární excitaci doznaly v zobrazovacím systému MR praktického využití dvě metody 
rekonstrukce obrazu. První metoda se nazývá projekčně rekonstrukční, druhá dvojrozměrná 
Fourierova rekonstrukční metoda. Prvně jmenované se vzhledem k její časové náročnosti a 
některým dalším aspektům u komerčních MR zobrazovacích systémů nepoužívá, proto si přiblížíme 
pouze druhou jmenovanou. [7] 
4.1 PRINCIP 2D REKONSTRUKČNÍ METODY VYUŽÍVAJÍCÍ FOURIEROVU 
TRANSFORMACI 
Pro získání prostorových informací se využívá tří gradientů GZ – výběr tomografické roviny, GY – 
fázové kódování a GX – kmitočtové kódování, během kterého se snímá signál. Doba působení GX se 
nazývá doba vzorkování TV. Za tuto dobu získáme jeden pohled, tedy jednu horizontální linii datového 
prostoru (Obr. 22). Doba potřebná pro sejmutí jednoho pohledu datového prostoru odpovídá TR měřicí 
sekvence impulzů. [7] 
 
Obr. 22 Datový prostor 
4.1.1 ČASOVÝ SLED BUZENÍ A KÓDOVÁNÍ PŘI 2DFT MR ZOBRAZENÍ 
1) Výběr tomografické roviny: Současně s gradientem GZ je aplikován úzkopásmový selektivní 
(  ) RF impulz. Výsledek: po 90°RF impulzu precedují všechny jádra na stejné frekvenci i 
fázi. Následuje návrat do rovnovážné polohy, respektive dochází ke ztrátě fázové koherence 
elementárních dipólů. Aby se získala opět koherence, musíme aplikovat gradient -GZ stejné 
velikosti s poloviční dobou trvání. 
 
2) Fázové kódování: Aplikací gradientu GY získáme lineární změnu frekvence spinujících jader 
ve směru osy y. Výsledek: ve směru osy y získají jádra lineární fázový posun v závislosti na 
poziční souřadnici y.(lineární fázový posuv lze získat dvěma způsoby: GY=konst., tY se mění 
(Obr. 23) a tY =konst., GY se mění (Obr. 24). 
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3) Frekvenční kódování: Aplikuje se gradient GX s dobou trvání TV, který způsobí lineární 
závislost frekvence na poziční souřadnici x. Tato závislost představuje frekvenční kódování. 
Za dobu TV se získá jeden pohled. Výsledek: jeden sloupec voxelů (x = konst. respektive 
 =konst.) je reprezentován spektrální amplitudou, jejíž velikost je dána vektorovým součtem 
příspěvků od všech fázově kódovaných jader ve sloupci. Jeden pohled datového prostoru je 
reprezentován spojitou funkcí demodulovaného FID, echo signálu, který má charakter spektra. 
 
4) Provede se navzorkování sejmutého pohledu např. 256 vzorků. Výsledek: získali jsme 
diskretizovanou reprezentaci jednoho pohledu v k-prostoru. 
 
5) Po uplynutí repetiční doby TR se vše opakuje. Jedinou výjimkou je velikost respektive doba 
trvání gradientu GY, která se mění s konstantním přírůstkem. Tím změníme kódování fáze. 
Následuje aplikace GX stejné velikosti. Získá se 2. pohled. Výsledek: počet jader v každém 
sloupci je stejný jako v předchozím případě. Změnou fázového kódování je však jejich 
výsledný vektorový součet jiný. 
 
6) Vše se opakuje např. 128 krát. Výsledek: 128 pohledů téže scény. 
 
7) 128 pohledů je navzorkováno 256 vzorky. Výsledek: scéna je vyjádřena 128 pohledy, přičemž 
každý je tvořen 256 vzorky spektrálních hustot – frekvenční kódování. 
 
Celkový výsledek: obrazová data jsou reprezentována k-prostorem, scéna je sejmuta v pravoúhlé 
souřadné soustavě. Pro získání obrazu se provede inverzní 2D Fourierova Transformace matice 
256x128. 
 
Obr. 23 Sekvence pro měření tomografické roviny skenováním Fourierova prostoru (k-prostoru) v 
kartézském souřadném systému při snímání FID signálu 
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Obr. 24 Sekvence pro měření tomografické roviny skenováním Fourierova prostoru (k-prostoru) v 
kartézském souřadném systému při snímání echo signálu 
 
4.1.2 VÝHODY 2D REKONSTRUKČNÍ METODY VYUŽÍVAJÍCÍ FOURIEROVU 
TRANSFORMACI 
Tato metoda má určité výhody. Patří mezi ně: 
 Malá citlivost na nehomogenitu pole B0 a gradientních polí. 
 Získání datové matice s konstantním vzorkováním v pravoúhlé soustavě. 
 Snadná rozšiřitelnost aplikace metody na 3D akvizice obrazových dat. 
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5 FAKTORY OVLIVŇUJÍCÍ POMĚR SIGNÁL ŠUM 
Trend v MR zobrazování se ubírá směrem rychlého skenování a vysokého rozlišení. Při úsilí o 
dosažení tohoto cíle budeme plnit základní omezení a to poměr signál-šum (SNR). Signál v pixelu je 
způsobený celkovým magnetickým momentem spinů ve voxelu. Je tedy přímo úměrný objemu voxelu 
a proto je malý pro malé voxely (vysoké rozlišení). Velikost signálu závisí také na historii 
magnetizace ve voxelu: v T2 vážených konvenčních skenech (např. Spin - Echo) začíná pokaždé 
buzení téměř od rovnovážné situace. Při krátkém čase TR (rychlém skenování), nemůže magnetizace 
relaxovat zpět do rovnovážné polohy mezi dvěma budící impulzy (dynamická rovnováha). Celková 
magnetizace podél osy z, dostupná pro buzení (a tím i výsledný signál), se sníží. 
Náhodný šum v systému MR je způsoben ohmickými ztrátami v přijímajícím obvodu a šumem 
figurujícím v předzesilovači. Ztráty v přijímajícím obvodu mají dvě části: ohmické ztráty v samotné 
RF cívce a ztráty vířivými proudy. Tyto proudy vznikají v těle pacientů a jsou s cívkou RF indukčně 
vázány. [8] V dobře navrženém systému se silným polem musí být pozdější komponenty dominantní. 
Kromě toho musí spojovací okruh mezi cívkou a předzesilovačem mít nízké ztráty. Toho je obecně 
dosaženo integrací předzesilovač do cívky, přičemž předzesilovač musí mít nízké šumové číslo. 
V této části budou relevantní účinky na SNR popsány a začleněny do obecné rovnice tohoto poměru. 
Rovnice je složitá a proto ji bude třeba vyjádřit v krocích. V podkapitole 5.1 (Základní vyjádření SNR) 
jsou odvozeny některé parametry tohoto výrazu, ovšem zatím bez praktického použití. Před řešením 
tohoto problému bychom měli nejprve vypočítat v podkapitole 5.2 (Zatížení přijímacího obvodu 
pacientem) odpor, indukovaný v přijímacím obvodu, který je způsobený vířivými proudy v pacientovi 
(ukázáno na jednoduché geometrii). Bude prokázáno, že tento odpor se zvyšuje kvadraticky s 
frekvencí, což vysvětluje zásadní rozdíl mezi MR systémy se slabým a silným polem (viz podkapitola 
5.3). 
V podkapitole 5.4 (Praktický výraz pro SNR), budou vyjádřeny vlastnosti charakterizující snímek v 
měřitelných množstvích (počet měření, počet průměrů, atd., viz podkapitola 5.4.1), vstupní rezonanční 
obvod (činitel jakosti Q a efektivní objem Veff), šumové číslo přijímače (viz podkapitola 5.4.2) a 
zvážení vlivu relaxace ve snímku (viz podkapitola 5.4.3). 
V kapitole 6 (praktické využití získané teorie) se použije některých konkrétních případů. 
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5.1 ZÁKLADNÍ VYJÁDŘENÍ SNR 
Cívku RF, včetně obvodu spojujícího ji s předzesilovačem, lze v okolí rezonanční frekvence vždy 
popisovat jako sériový rezonanční obvod RLC. Jeho impedance v rezonanci je rovna R. 
Předpokládejme, že RF cívky vedou elektrický proud I. Pole této cívky v určitém místě, r , je )(RF rB . 
Citlivost cívky v tomto bodě je pak   IrBr /)(RF1   ( 1  by měla být vektor, nicméně bychom měli 
uvažovat místa s homogenním polem, kde je 1  konstantní a proto nás zajímají pouze čísla v 
absolutních hodnotách). [9] Naopak, použitím věty o vzájemnosti elektromagnetického pole, napětí 
(označené S lze vyjádřit jako signál) vyvolané příčnou magnetizací )(T rM  v této cívce můžeme psát 
jako: 
    )(d)(),(
d
d
1T rVrtrM
t
tS 
,    
 
(17) 
kde )(d rV  je objem voxelu. Při stacionární situaci je časové závislost periodická, takže úroveň 
signálu je: 
)(d)()(ω 1T0 rrr VMS  ,     
 
(18) 
kde 0ω  je Larmourova frekvence, vyjádřena jako: 
0B0ω .      
 
(19) 
 (pro praktické účely zde lze zanedbat gradient pole a pole RF cívky) Všimněte si, že skutečně musíme 
vzít amplituda signálu a ne efektivní hodnotu amplitudy. 
Šumové napětí indukované v přijímací cívce je dáno vlastními ohmickými ztrátami v cívce a ztrátami 
způsobenými vířivými proudy v pacientovi. Jestliže si představíme cívku jako sériový obvod RLC, 
odpor R bude součtem odporu cívky (RC) a odporu vyvolaného vodivostními ztrátami v pacientovi 
(RP). Takže R = RC+ RP. Šumové napětí rezonančního obvodu UŠ se získává ze známé Nyquistovi 
rovnice: 
2
1
PCŠ
))(4( fRRkTU 
,     
 
(20) 
kde k je Boltzmannova konstanta, T je absolutní teplota odporového objektu a f  je šířka pásma 
přijímače.  
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SNR voxelu na pozici r je nyní snadno zjistitelné dosazením (18) do (20), kde dostaneme: 
2
1
PC
1T0
S
))(4(
)(d)()(ω
fRRkT
rVrrM
SNR



.    
 
(21) 
Vzorec (21) je základní výraz pro SNRS jednoho vzorku. Ve své současné podobě ale není vhodný k 
použití, protože hodnoty 1  (citlivost cívky), RC a RP musí být nejprve změřeny. Kromě toho je 
uvažováno pouze jedno měření izolovaných voxelů. V zobrazovacích sekvencích je objekt měřen 
mnohokrát. Po Fourierově transformaci, může být SNR voxelu vyjádřeno ze vzorce (21) po sečtení 
všech vzorků, které byly odebrány během celého skenování. 
Je vždy užitečné podívat se na jednotky veličin, které se vyskytují v rovnici, zvláště když jsou 
považovány za elektromagnetické. Měli bychom vyjadřovat veličin v základních SI jednotkách, metr 
[m] pro délku, kilogram [kg] pro hmotnost, sekunda [s] pro čas, ampér [A] pro elektrický proud, a 
kelvinech [K] pro absolutní teplotu. 
- Magnetizace M má stejný rozměr jako intenzita H magnetického pole a je vyjádřena v A/m. 
Magnetická susceptibilita, která je odvozena z HM  , je proto bezrozměrná. 
- f  a 0ω  v [Hz]. 
)(1 r  je vyjádřena v T/A [kg/s
2A], pro dobré cívky je konstantní v celé zobrazovací oblasti (tělo 
cívky, hlavu cívky, koleno cívky, atd.), 
- kT = 4.10
-21
 Joule [m
2
kg/s
2] při pokojové teplotě (293 K). 
- R je vyjádřen v  [m2kg/s3A2]. 
Díky těmto rozměrům je snadné ukázat, že SNR je bezrozměrný, jak má být. 
5.2 ZATÍŽENÍ PŘIJÍMACÍHO OBVODU PACIENTEM 
Měli bychom začít s hledáním výrazu pro vyjádření pacienta jako zjednodušené geometrie. Na Obr. 25 
je místo s konstantní RFB  (RF magnetické pole). Předpokládá se, že válcová vodivá část slouží jako 
jednoduchý model pro vířivé proudy v pacientovi. 
Napětí indukované ve válcové stěně (dr) je dáno změnou uzavřeného toku Φ za jednotku času. Vztah 
pro toto napětí je pak:  
RF
2
0πjω Br
t
Φ
U 



.     
 
(22) 
Pomocí tohoto napětí vznikají ve vodivém materiálu vířivé proudy. Přidá-li se vodivostσ , tak 
vodivost prstence nakresleného na Obr. 25 je: 
σ
r
rh
rG
2π
d
)(d 
.            
 
(23) 
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Obr. 25 Vyjádření pacienta jako jednoduché geometrie 
Výkon dP, rozptýlený v materiálu je dán: 
)()d()(d 2 rGrUrP  .       
(24) 
Celkový výkon rozptýlený v materiálu lze snadno zjistit integrací všech čísel r z rozsahu mezi 0 a R: 
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(25) 
Pokud bychom ve vztahu (25) uvažovali kouli o poloměru R, vztah by se změnil takto: 
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(26) 
Prozkoumejme trochu tuto rovnici. Předpokládejme, že ve stejném homogenním poli (lidské tělo má 
také oddělení) je N malých koulí s poloměrem RN a se stejným celkovým objemem. V tomto případě 
se (26) změní: 
  2RF205N ω
15
2
BσRP 
.     
 
(27) 
V deseti malých oblastech se předpokládá, že mají stejné poloměry a celkový objem ve výši 
původního objemu. Pak je snadné prokázat, že rozptýlený výkon je asi pětinou energie rozptýlené 
v homogenní kouli stejného objemu. Elektrická vodivost různých tkání pacienta se mezi sebou 
výrazně liší. Je tedy reálné vyjádřit vířivý proud RF cívky do vzoru vzájemně izolovaných částí. 
Zatížení RF cívky závisí na přesném geometrickém tvaru částí pacienta, určujících možnou cestu 
vířivých proudů. Vzhledem k eliptickému průřezu pacienta je zatížení přijímací RF cívky anizotropní. 
Tento efekt je zodpovědný za fakt, že když jsou použity kvadraturní cívky, je zlepšení oproti lineárním 
cívkám menší než 3dB. [10] 
Rovnice (24) a (25) ukazují, že nejsou závislé na aktuální vodivosti těla pacienta. Rozptýlený výkon je 
úměrný 
2
RF
2
0ω B . Pro účely popisu šumu, můžeme uvažovat, jako kdyby tento výkon byl rozptýlen 
v sériovém odporu RP přijímacího obvodu. Tento indukovaný odpor RP se kvadraticky zvyšuje 
s rostoucí intenzitou magnetického pole. K tomuto se později vrátíme podrobněji. Prvně budeme 
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uvažovat situaci kdy RFB je rovný 1 , což znamená, že proud v cívce musí být 1 A. V tomto případě 
je v indukovaném odporu rozptýlený výkon: 
PRP  .       
(28) 
Použitím tohoto výsledku v (27) dostaneme pro odpor vznikající v pacientovi vztah: 
  212021205N ωω
15
2
 CσRP  
,    
 
(29) 
kde 1  je citlivost cívky v určitém bodě objektu, jak již bylo definováno dříve. 
5.3 MR SYSTÉMY SE SLABÝM A SILNÝM POLEM 
Nyní se budeme zabývat zásadním rozdílem mezi systémy se slabým a silným polem [11]. Proto se 
vraťme k (21) a uvědomme si, že RC je vzhledem ke skin efektu měděného drátu používaného v cívce 
úměrný 0ω . Zavedením tohoto a (29) do (21) najdeme 
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(30) 
Od té doby co je homogenní pole vypočítané, 1  je brána jako konstanta. Z této rovnice je zřejmé, že 
odpor RC je dominantní na nízkých frekvencích. V takovém případě může být zatížení pacienta 
zanedbané a SNR je úměrný 1 . Z toho plyne, že na nízkých frekvencích bychom měli používat cívky 
s vysokou citlivostí. Například v systému MR s příčným polem (permanentní magnet ve tvaru písmene 
H, kde je pacient umístěn mezi póly), je možné použít solenoidové cívky s mnoha vinutími, takže 1  
je vysoká (ale pozor, délka vinutí cívky nemá přesáhnout 4/  vlnové délky používané v systému). V 
praxi, sedlové cívky s více než jedním vinutím byly použity v nízko frekvenčních systémech 0,1 T a 
nižší. 
Nicméně v ideálním systému je zatížení RF cívky pacientem důležitější než vlastní odpor cívky 
(systém by neměl přidávat výraznou část šumu). Ve všech MR systémech se silným  polem je toto 
obecně případ, kdy je SNR nezávislý na citlivosti cívky 1 . Ze vztahu (30) je hranice mezi systémy 
se slabým a silným polem dána vztahem bω  pro který platí: 
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b
2
1
1/2
b ωAω C  , nebo 
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1bω
 
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(31) 
kde A je zesílení indukčnosti, respektive zesílení magnetického pole v důsledku vložení jádra 
magnetického obvodu do cívky. Tato hranice závisí na citlivosti cívky. Tato pozdější forma 
představuje varování: citlivost cívky by neměla být příliš nízká, protože systém může vstoupit do 
režimu slabého pole, kde je třeba jiné uspořádání a pravidla je třeba dodržovat. Například když bude 
stěna kolem RF cívky příliš blízko, bude 1  nízká.  
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To bude vysvětleno na jednoduchém modelu. Citlivost sedlové cívky s poloměrem r lze vypočítat: 
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(32) 
stěna RF cívky s poloměrem a kolem cívky způsobuje „zrcadlení“ cívky v opačném směru po stěně 
s poloměrem 2a – r. Citlivost celého systému je nyní: 
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(33) 
To znamená, že pokud poloměr závitu je 0,30 m, a stěna RF má poloměr 0,34 m citlivost je snížena o 
pětinásobek, což podstatně zvyšuje frekvenční hranici mezi systémy se silným a slabým  polem. Pro 
správné navržení MR systému by měli ztráty v pacientovi dominovat ztrátám obvodu, který může být 
ovlivněný patřičným uspořádáním. 
5.4 PRAKTICKÝ VÝRAZ PRO SNR 
Nyní se vrátíme k výrazu pro poměr signál šum jak je uvedený v (21) za účelem vyjádření této rovnice 
v užitečnější formě. Využijeme zde výraz pro kvalitu RF cívky (Q) a efektivního objemu RF cívky 
(Veff). Kvalita sériového rezonančního obvodu je definovaná jako: 
PC RR
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(34) 
Hodnotu vlastní indukčnosti cívky L v této rovnosti lze snadno zjistit z vyjádření pro celkovou 
akumulovanou energii ESt v magnetickém poli generovaného proudem I v cívce: 
  eff
0
2
RF3
0
2
RF2
St
2
1
d
)(
2
1
2
1
V
B
r
rB
LIE

.    
 
(35) 
Zde BRF symbolizuje hodnotu RF magnetického pole v oblasti zájmu cívky (například uvnitř těla). 
Poslední forma v (35) definuje Veff. To znamená, že vezmeme RF magnetické pole jako konstantu 
v celém objemu Veff, takže rovnost pro ESt platí.Veff není aktuální objem, ale můžeme předpokládat že 
je úměrný. Dělením (35) proudem I2 (a použitím definice citlivosti cívky:   IrBr /)(RF1  ), 
najdeme: 
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(36) 
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Použitím vztahů (34) a (36) můžeme eliminovat 1  a RC +RP z (21), což přináší: 
2/1
eff
00
TS
4
ω
)dV()(SNR 







fkTV
Q
rrM

.    
 
(37) 
Tento výraz ukazuje, že SNR signálu voxelu není jen úměrný příčné magnetizaci, ale také podílu 
Q/Veff, popisujícího vstupní obvod cívky. Když objem voxelu a efektivní objem jsou zmenšovány 
úměrně je jasné, že se SNR snižuje s   2/1)(d rV . Konečně vidíme, že SNR je nepřímo úměrný druhé 
odmocnině šířky pásma vstupního obvodu. Tato šířka pásma je proto braná nejmenší možná. Věta o 
vzorkování vyžaduje, aby byla menší než 1/tS. V dalších výpočtech budeme používat  
St
f
1
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,     
 
(38) 
od tohoto vyjádření bude největší SNR využívat největšího možného času vzorkování. 
5.4.1  ÚVOD DO SKENOVACÍCH PARAMETRŮ 
Až dosud máme SNR pro jediný vzorek voxelu. Během zobrazovací sekvence je signál tohoto voxelu 
měřený mnohokrát: pro snímání 2D jsou snímány profily Nm a Np, tedy řádky a sloupce. Signály z 
různých vzorků se připojují k úrovni signálu (jsou korelovány) a ten je pak úměrný Nm, Np. Ať tak 
nebo onak, úroveň šumu se také zvyšuje. Pro nekorelovaný šum se šumové výkony sčítají a jejich 
amplituda roste s (Nm,Np)
1/2. Proto SNR pro kompletní 2D snímaní vzrůstá s činitelem (Nm,Np)
1/2
 oproti 
SNR pro jednotlivý voxel. Někdy je SNR mezní a operátor se rozhodne opakovat měření několikrát. V 
tomto případě se SNR zlepšuje o (Na)
1/2
, kde Na je počet vzorků (NSA) získaných pro každý bod k-
prostoru. 
Trojrozměrné snímání požaduje další nárůst počtu profilů. Navýšení počtu profilů se rovná navýšení 
Ns ve třetím směru. SNR se zlepšuje s (Ns)
1/2. To je důvodem, proč 3D měření obvykle může být 
předpokladem k velkému SNR, takže můžeme použít slabší tomografickou rovinu. Použitím cívek s 
fázovým posunem 90° roste signál na kvadrát, ale šum roste 21/2. Můžeme to chápat tak, že cívka s 
fázovým posunem se skládá ze dvou cívek generujících RF magnetická pole, která jsou kolmá a která 
jsou ve fázi s posunem 90°. Takže pro cívku s posunem 90° si představme činitel Nc
1/2
 roven 1 pro 
lineární cívku a 2 pro cívku s posunem 90°. Pozor: jak již bylo dříve vysvětleno, v závislosti na 
nehomogennosti vodivosti v pacientovi je aktuální zlepšení obvykle menší než 21/2. 
Multikanálové (multi-channel) cívky jsou zkonstruované pro studium velkého zorného pole bez 
potřeby poradit si s jedinou cívkou s velký Veff, která snižuje SNR. V další části zorného pole dává 
každá cívka signál z jiné části a tak se jejich přírůstek nesčítá pro jeden pixel. Nicméně signály vždy 
přijdou z cívek s malým efektivním objemem a to znamená, že musíme použít tento malý efektivní 
objem v našem výrazu pro SNR. To je výhoda použití multikanálových cívek. [12] 
V přístupu, který je křížencem mezi 3D a vícenásobným snímáním tomografické roviny, může být 
několik řezů buzeno jediným budicím impulzem. [13] Výměnou fáze vzájemně se respektujících řezů, 
33 
 
můžeme jeden řez rozeznávat během procesu zpracování fáze signálů z odlišných řezů. Ve srovnání s 
jednou excitací řezu to dává zlepšení (během stejného snímání času) (NS)
1/2
, kde NS je počet řezů (jako 
v případě 3D). 
Tuto část zakončíme výslednou rovnicí SNR pro voxel v kompletním snímání: 
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(39) 
 
5.4.2 VLIV PŘIJÍMAČE NA SNR 
Převezměme, že vstupní obvod má výkonové tlumení  (= síla vstupu / síla výstupu, takže   > 1) a že 
šumové číslo přijímače je Fr. Poprvé uvažujeme pasivní čtyřpól se silou tlumením  . Hlavní definice 
šumového čísla Fi čtyřpólu je: 
    i
2
out
2
in SNRSNR F .      
 
(40) 
Od té doby, co je dostupný šumový výkon výstupu čtyřpólu roven pohotovému výkonu na vstupu 
Nout=Nin, máme: 
 inouti / SSF .      
 
(41) 
Tento pasivní čtyřpól je následovaný přijímačem se šumovým číslem Fr. Celkové šumové číslo 
přijímače (pasivní čtyřpól následovaný předzesilovačem) může být nalezeno z Frisovi rovnice: 
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(42) 
kde v naší případové Fi =   a gi = 1/ . Celkové šumové číslo přijímače a vstupního obvodu 
vypočítáme: 
rt FF  .     
 
(43) 
Využitím (43) v (42) a SNR z (39), zjistíme, že se SNR pro přijímač + vstupní obvod zhoršuje s 
činitelem ( rF )
1/2
. Fr je určeno především vstupním tranzistorem. Tlumicí   musí být držena tak 
nízko, jak je to jen možné. To je důvod, proč vstupní stupeň předzesilovače musí být integrovaný do 
cívky. Jestliže vyjádříme   a Fr v decibelech jak je zvykem, činitel ( rF )
1/2
 vynásobený SNRin je 
vyjádřen: 
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nyní celá rovnice vypadá: 
20/r
10)(
4
ω
)dV()(SNR 2/1caspm
2/1
eff
00
TS





 








F
NNNNN
fkTV
Q
rrM

.  
 
(45) 
Rovnice již obsahuje všechny parametry systému a parametry snímání (závislost na B0 je schována 
v MT a 0ω ). Všimněme si, že SNR je úměrný objemu voxelu, ale nepřímo úměrný druhé odmocnině z 
Veff. [9] 
 
5.4.3 VLIV RELAXACE NA SNR 
Vliv relaxace během opakování a času echa je skryt v )(T rM . Příčná magnetizace )(T rM  je vždy 
úměrná M0, která je dána vztahem: 
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(46) 
kde magnetická citlivost )(P r , je bezrozměrné číslo závisející na nukleárních spinech a je pozičně 
závislá. Po 90°RF impulzu sekvence spin echo s TR>>T1, vektor magnetizace M0 rotuje v příčné 
rovině, takže )(T rM  je )(0 rM . 
Echo je vytvořeno TE sekund po excitaci a T2 nebo T2* během této doby. To znamená, že výsledek 
musí být vynásoben exp(-TE/T2) respektive exp(-TE/T2*). Vyplývající výraz je: 
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(47) 
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6 PRAKTICKÉ VYUŽITÍ ZÍSKANÉ TEORIE 
V předchozí kapitole s názvem “Faktory ovlivňující SNR“ jsme se dozvěděli, že SNR je ovlivňován 
hodně faktory. Mezi tyto faktory patří například relaxace, vliv přijímače, zatížení přijímacího obvodu 
pacientem. Dále byl v předchozí kapitole postupně upravován vztah pro SNR, jež by se nechal v praxi 
použít. V první části této kapitoly navážeme na vztah (47), který doplníme o podélnou relaxaci. 
Pomocí tohoto vztahu budeme postupně zjišťovat, jaký bude poměr signál-šum, jestliže v daném 
vzorci budeme měnit parametry jako je šířka pásma přijímacího obvodu, počet vzorků snímaného 
obrazu, efektivní objem cívky a délka opakovací periody RF impulzu. Pro získání informací o SNR 
pro různé parametry využijeme programu MATLAB. V druhé části kapitoly využijeme MR systém 
4,7 T/120 mm (200 MHz pro jádra H1), magnet MAGNEX, software MR Solutions, aktivně stíněný 
gradientní systém MAGNEX s maximální úrovní gradientů 18O mT/m. Tento MR systém je umístěný 
v ÚSTAVU PŘÍSTROJOVÉ TECHNIKY AKADEMIE VĚD ČR v BRNĚ. Za jeho použití budeme 
měnit stejné parametry jako v první části kapitoly, čímž bychom si měli ověřit výsledky. 
6.1 ZÁVISLOSTI SNR NA RŮZNÝCH PARAMETRECH 
V této části se pokusíme dokázat tvrzení zdroje [14]. Tento zdroj uvádí, že nejlepší SNR je pro nejužší 
šířku pásma přijímacího obvodu, menší počet vzorků obrazu a nejmenší možnou cívku. Co se týče 
počtu vzorků, musíme ale brát v úvahu, že čím menší je počet vzorků tím lepší je SNR, ale na druhou 
stranu horší rozlišení. Jako východisko se bere jakýsi kompromis mezi těmito dvěma fakty. Ověření 
provedeme v programu MATLAB dosazením daných veličin do (47). Do tohoto vzorce ještě doplníme 
vlastnosti podélné relaxace. [9] Parametry pro ověření: 
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Vzorec pro výpočet SNR, obsahující veškeré veličiny které ho ovlivňují 
Do (47) jsem doplnil parametry podélné relaxace a upravil ho do přijatelné podoby. Výsledek je: 
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(48) 
 
6.1.1 POROVNÁNÍ SNR Z HLEDISKA RŮZNÝCH OPAKOVACÍCH  DOB TR 
Po dosazení různých časů TR (2000, 1500, 1000 a 500 ms) do (48) dostaneme Obr. 26, tedy závislost 
SNR na B0 pro různé časy TR (časy mezi jednotlivými impulzy). Jak je z obrázku vidět, SNR narůstá 
s nárůstem času TR. Vezmeme-li v úvahu, že hodnota SNR pro TR =2000 je 100%, pak hodnota SNR 
pro TR =500 je o 11% nižší. 
 
Obr. 26 Závislost SNR na B0 pro různé časy mezi impulzy (TR) 
6.1.2 POROVNÁNÍ SNR Z HLEDISKA RŮZNÉ ŠÍŘKY PÁSMA PŘIJÍMACÍHO 
OBVODU 
Pro porovnání SNR z hlediska šířky pásma, musíme ve vzorci (48) měnit parametr tS. Měření je 
provedeno pro šířky pásem 20 kHz, 50 kHz a 200 kHz. Dosazením těchto šířek pásem do (48) 
dostaneme Obr. 27. Z obrázku je vidět, že nejlepší SNR je pro nejmenší šířku pásma. Budeme-li opět 
uvažovat že SNR pro šířku pásma 20kHz je 100%, pak hodnota pro šířku pásma 200 kHz je o 16% 
nižší. 
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Obr. 27 Závislost SNR na B0 pro různé šířky pásma 
 
6.1.3 POROVNÁNÍ SNR Z HLEDISKA POČTU VZORKŮ OBRAZU 
Další srovnání je z hlediska počtu vzorků obrazu. Abychom mohli uskutečnit porovnání mezi 256 a 
512 vzorky, budeme ve vzorci (48) měnit parametry Nm a Np. Tyto dva parametry představují počet 
řádků a sloupců. Dále budeme ve vzorci měnit parametr Vp, který představuje objem voxelu. Po 
dosazení a výpočtu dostaneme Obr. 28. Z obrázku je jasně vidět, že z hlediska SNR je lepší použít 
menší počet vzorků. Na druhou stranu z hlediska rozlišení je lepší použít většího počtu vzorků. 
V praxi se volí jakýsi kompromis mezi SNR a rozlišením. Jestliže provedeme stejné porovnání jako 
v předchozích dvou případech, je rozdíl mezi SNR pro 256 a 512 vzorků 9%. 
 
Obr. 28 Závislost SNR na B0 pro různý počet vzorků 
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6.1.4 POROVNÁNÍ SNR Z HLEDISKA OBJEMU CÍVKY 
Poslední porovnání je z hlediska efektivního objemu cívky (Veff). Pro porovnání byly použity měřicí 
cívky s rozměry: Ø 12 mm, délkou 12 mm; Ø 27 mm, délkou 35 mm; Ø 100 mm, délkou 85 mm. 
Objem jsem počítal jako objem válce, tedy Veff=pid
2v/4. Dosazením do (48) dostaneme Obr. 29. Z něj 
je patrné, že pro nejlepší SNR je vhodné volit nejmenší možnou cívku. Rozdíl mezi nejmenším a 
největším objemem cívky z hlediska SNR je 23%. 
 
Obr. 29 Závislost SNR na B0 pro různé efektivní objemy cívek (Veff) 
Díky grafům z  Obr. 26, Obr. 27, Obr. 28 a Obr. 29 můžu říci, že výsledky se shodují s tvrzeními 
uvedenými ve zdroji [14]. Tento zdroj uvádí, že z hlediska SNR je nejvhodnější volit největší TR, 
nejužší šířku pásma přijímacího obvodu, menší počet vzorků obrazu a co nejmenší možnou RF cívku.  
 
6.2 OVĚŘENÍ ZÁVISLOSTI SNR NA RŮZNÝCH PARAMETRECH MR 
SYSTÉMEM  
 
V předchozích částech jsem se již seznámil s tím, že poměr signál šum je ovlivňován mnoha faktory 
(viz 5. kapitola). Abychom mohli potvrdit teoretické hodnoty praktickými, musíme si uvědomit, jak 
z existujícího MR obrazu získat poměr signál šum. SNR lze vyjádřit jako podíl efektivních hodnot 
signálu a šumu 
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(49) 
MR obraz lze chápat jako prostorové rozložení spektrálních složek. Vezměme si např. Obr. 31. Čím 
větší je intenzita signálu, tím větší je spektrální složka. Pak si tento obraz lze představit jako kolečko “ 
velkých“ spektrálních složek (signál), které je obklopeno “ malými“ spektrálními složkami (šum). Pro 
vyhodnocení je vhodné vzít střední hodnotu oblasti s největší obrazovou intenzitou. V našem případě 
střední hodnotu signálu v místě “velkých“ spektrálních složek.  
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Abychom získali spektrální výkonovou hustotu užitečného signálu Si, musíme střední hodnotu 
umocnit na druhou.[15] V případě přítomnosti šumu ni v obraze  ii nS  , bude efektivní hodnota 
signálu dána vztahem: 
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(50) 
Velikost výkonové spektrální hustoty šumu lze stanovit podle vztahu: 
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(51) 
Je vhodné ji určit z reálné části obrazu bez přítomnosti signálu. V MR obrazech je tato oblast většinou 
přítomna. [15] Jako předmět pro snímání byla zvolena trubička průměru 2 mm naplněná destilovanou 
vodou. Výstupem z MR systému je snímek 30x30 mm, ze kterého pomocí programu Marevisi získáme 
potřebné informace pro výpočet SNR. Výpočty budou provedeny pro snímky při změně různých 
parametrů. Těmito parametry jsou: počet vzorků v obraze, šířka pásma přijímacího obvodu, průměr 
cívky. Na následujících dvou obrázcích je v programu Marevisi zobrazen příklad obrazu k-prostoru 
(Obr. 30) a jeho rekonstrukce po provedení FT rekonstrukce (Obr. 31). Oba obrázky se týkají obrazu 
s rozměry 30x30 mm (FOV30mm), šířkou pásma přijímacího obvodu 50 kHz , počtem vzorků 256 a 
průměrem cívky 26 mm, dobou měření (TE 14 ms). 
 
Obr. 30 Obraz k-prostoru 
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Obr. 31 Obraz získaný FT rekonstrukcí z k-prostoru 
6.2.1 POROVNÁNÍ POMĚRU SNR Z HLEDISKA PRŮMĚRU CÍVEK 
Pro porovnání z hlediska průměru cívek, respektive Veff, bylo využito následujících 
parametrů.: Velikost obrazu 30 mm, počet vzorků 256, šířky pásma přijímacího obvodu 50 kHz, doba 
měření TE 14 ms. Snímky pro různé průměry cívek jsou na Obr. 32, Obr. 33 a Obr. 34. 
 
Obr. 32 Snímek pořízený za pomoci velikost obrazu 30 mm, počtu vzorků 256, šířky pásma 
přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření TE 14 ms a průměru cívky 12 mm. 
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Obr. 33 Snímek pořízený za pomoci velikost obrazu 30 mm, počtu vzorků 256, šířky pásma 
přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření TE 14 ms a průměru cívky 26 mm. 
 
Obr. 34 Snímek pořízený za pomoci velikost obrazu 30 mm, počtu vzorků 256, šířky pásma 
přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření TE 14 ms a průměru cívky 100 mm. 
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Naměřené a vypočítané hodnoty: 
Podle vzorce (49) vypočítáme SNR pro jednotlivé průměry cívek.  
dB3693,88
15,34
895063
log10
RMS
RMS
log10SNR
šum
signál
mm12 





  
Průměr 
cívky 
FOV 
Počet vzorků v 
pohledu 
Šířka pásma přijímacího 
obvodu 
RMS  
signálu 
RMS  
šumu 
SNR 
mm mm  kHz   [dB] 
12 30 256 50 895063 34,15 88,4 
26 30 256 50 901353 135 76,5 
100 30 256 50 231861 863 48,6 
Tabulka 1 Přehled SNR v závislosti na průměru cívky 
Ze zobrazených obrázků a vypočítaných hodnot (Tabulka 1) je patrné, že nejlepšího poměru SNR jsme 
dosáhli při snímání objektu za pomoci cívky s průměrem 12 mm. Srovnáme-li SNR v závislosti na 
průměru cívek, zjistíme, že cívka s nejmenším průměrem má oproti cívce s největším průměrem SNR 
větší o cca 40 dB. Toto zjištění je v souladu s předpokladem. [14] Podle tohoto zdroje by se měla 
cívka volit v závislosti na velikosti pozorovaného objektu. Tedy pro menší předměty by měl být 
průměr cívky menší a SNR větší.  
6.2.2 POROVNÁNÍ POMĚRU SNR Z HLEDISKA ŠÍŘKY PÁSMA 
Pro porovnání z hlediska šířky pásma by bylo využito následujících parametrů. Velikost 
snímku 30 mm (30x30 mm), 256 vzorků, průměr cívky 12 mm. Bohužel z důvodu velké vytíženosti a 
následné nefunkčnosti tomografu nešlo realizovat toto měření. V Tabulka 2 Přehled SNR v závislosti 
na šířce pásma přijímacího obvodu je uveden pouze údaj získaný z předchozího měření. Tento údaj je 
pro šířku pásma 50 kHz. Podle teoretických hodnot získaných v předchozích kapitolách a podle zdroje 
[14] by hodnota SNR pro šířku pásma 20 kHz měla být vyšší než pro šířku pásma 50 kHz. Pro šířku 
pásma 200 kHz by měla hodnota SNR být naopak nižší než při šířce pásma 50kHz. 
Naměřené a vypočítané hodnoty: 
Průměr 
cívky 
FOV 
Počet vzorků v 
pohledu 
Šířka pásma přijímacího 
obvodu 
RMS 
signálu 
RMS 
šumu 
SNR 
mm mm  kHz   [dB] 
12 30 256 20 nezměřeno nezměřeno >>88 
12 30 256 50 895063 34,15 88,4 
12 30 256 200 nezměřeno nezměřeno <<88 
Tabulka 2 Přehled SNR v závislosti na šířce pásma přijímacího obvodu 
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6.2.3 POROVNÁNÍ POMĚRU SNR Z HLEDISKA POČTU VZORKŮ V JEDNOM 
POHLEDU 
Pro porovnání z hlediska počtu vzorků je využito MR obrázků následujících parametrů: 
velikosti obrazu 30 mm, počtu vzorků 256/512, šířky pásma přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření 
TE 19 ms a průměru cívky 12 mm. MR obraz pro 256 vzorků je na Obr. 35, MR obraz pro 512 vzorků 
je na Obr. 36.  
 
Obr. 35 Snímek pořízený za pomoci velikosti obrazu 30 mm, počtu vzorků 256, šířky pásma 
přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření TE 19 ms a průměru cívky 12 mm. 
 
Obr. 36 Snímek pořízený za pomoci velikosti obrazu 30 mm, počtu vzorků 512, šířky pásma 
přijímacího obvodu 50 kHz, doba měření TE 11 ms a průměru cívky 12 mm. 
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Naměřené a vypočítané hodnoty: 
Průměr 
cívky 
FOV 
Počet vzorků v 
pohledu 
Šířka pásma přijímacího 
obvodu 
RMS 
signálu 
RMS 
šumu 
SNR 
mm mm  kHz   [dB] 
12 30 256 50 895063 34,15 88,4 
12 30 512 50 846406 1263 56,5 
Tabulka 3 Přehled SNR v závislosti na počtu vzorků obrazu 
Z Tabulka 3 je vidět, že větší SNR je pro nižší počet vzorků. Toto zjištění je v souladu se zdrojem 
[14], který uvádí, že s narůstajícím počtem vzorků roste rozlišení, ale klesá SNR. To je způsobeno tím, 
že s menším počtem vzorků se zvětší velikost voxelu a zmenší počet operací fázového kódování. 
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7 VLNKOVÁ TRANSFORMACE 
Diskrétní vlnková transformace nachází uplatnění při potlačení rušivých složek v signálu. V našem 
případě se budeme zabývat odstraněním šumu z 2D obrazu. Proces transformace se skládá ze tří po 
sobě jdoucích kroků. Tyto kroky jsou dekompozice původního obrazu, prahování vlnkových 
koeficientů a rekonstrukce obrazu. [16] V této kapitole se budeme postupně zabývat rozborem těchto 
tří kroků. Na závěr kapitoly provedeme porovnání SNR obrazu před a po vlnkové transformaci. Pro 
názorné předvedení jednotlivých kroků bude využito programu MATLAB a jeho funkcí. 
7.1 ÚVOD DO VLNKOVÉ TRANSFORMACE 
Vlnková transformace představuje alternativu ke krátkodobé Fourierově transformaci a poskytuje 
široké možnosti analýzy a zpracování vícerozměrných dat. V principu využívá tato transformace 
analyzující funkci konečné délky ve tvaru “vlnky“ určitých vlastností. Tvar této funkce lze přitom 
volit v závislosti podle charakteru analyzovaného signálu či obrazu. [17] Z hlediska číslicového 
zpracování signálu přestavuje vlnková transformace úplnou banku filtrů, která rozkládá signál do 
základních frekvenčních pásem s tím, že základní nejpomalejší frekvenční složky jsou detekovány 
s využitím měřítkové funkce. Vlnkové funkce jsou tak popsány filtrem typu pásmová propust a 
měřítková funkce představuje komplementární dolní propust. Příslušné koeficienty se potom určují 
jako konvoluce signálu a příslušné analyzující funkce. [19, 20] Měřítko je přitom nepřímo úměrné 
frekvenci, přičemž nízké frekvence odpovídají velkým měřítkům. Vlnkovou analýzou při velkých 
měřítcích získáme ze signálu globální informaci (aproximační složku) a při malých měřítcích 
získáváme podrobné informace (detailní složku) představující rychlé změny v signálu. Výpočet 
koeficientů vlnkové transformace se realizuje postupnou aplikací horní propusti (představující 
vlnkovou funkci) a dolní propusti (přestavující měřítkovou funkci) na daný signál s využitím 
Mallatova dekompozičního schématu (Obr. 37). [20] 
7.2 POSTUP DEKOMPOZICE 
Postup dekompozice zobrazený na Obr. 37 lze popsat následovně. Výchozí obrazová matice 
[G(n,m)]N,M se dekomponuje do první úrovně (na aproximační a detailní složku) samostatně pro každý 
řádek jako konvoluce obrazových elementů s dekompozičními vektory ld (pro měřítkovou funkci) a hd 
(pro vlnkovou funkci). Po podvzorkování dvěma se vytvoří dvě nové obrazové matice [GD(n,m)]N,M/2 a 
[GH(n,m)]N,M/2. Každá z těchto dvou matic se zpracovává obdobně, a místo po řádcích se zpracovávají 
po sloupcích. Následuje podvzorkování dvěma. Nyní jsou vytvořeny čtyři nové obrazové matice 
zahrnující aproximační koeficienty A1(n,m)=[GDD(n,m)]N/2,M/2, horizontální detaily 
H1(n,m)=[GDH(n,m)] N/2,M/2, vertikální detaily V1(n,m)=[GHD(n,m)] N/2,M/2 a diagonální detaily 
D1(n,m)=[GHH(n,m)] N/2,M/2 původního obrazu.  
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Obr. 37 Postup dekompozice a rekonstrukce 
Využijeme-li funkcí programu MATLAB, můžeme si snadno nechat vykreslit impulzní charakteristiky 
filtrů použitých jak pro dekompozici, tak pro rekonstrukci. Na Obr. 38 jsou znázorněny impulzní 
charakteristiky filtrů pro dekompozici a rekonstrukci 1. stupně při použití vlnkové funkce Coif2. 
 
Obr. 38 Impulzní charakteristiky filtrů pro dekompozici/rekonstrukci 1.stupně při použití vlnkové 
funkce Coif2 
Využijeme-li při dekompozici filtrů, jejichž impulzní charakteristiky jsou na Obr. 38, získáme 
z původní obrazové matice nové obrazové matice zahrnující aproximační, horizontální, vertikální a 
diagonální koeficienty. Tyto obrazové matice jsou znázorněny na Obr. 39 
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Obr. 39 Obrazová matice originálního obrazu (levý obraz), obrazové matice s koeficienty po 
dekompozici 1. stupně (pravý) 
7.3 PRAHOVÁNÍ 
Po dekompozici následuje prahování. Prahovací funkce )(xfy   provádí vlastní prahování předem 
vybraných hodnot. Nové hodnoty y  jsou následně použiti k rekonstrukci obrazu. Rozlišujeme dvě 
základní prahovací funkce. [21]  
Tvrdé prahování (Hard Thresholding), kde hodnoty nad úrovní prahu zůstávají, hodnoty pod úrovní 
prahu se nulují. Zobrazeno na Obr. 40. 
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(52) 
Měkké prahování (Soft Thresholding), kde hodnoty větší než práh jsou nahrazeny hodnotami 
vypočítanými podle definice, ostatní jsou vynulovány. Zobrazeno na Obr. 40. 
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(53) 
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Obr. 40 Průběhy funkcí měkkého a tvrdého prahování. Obrázky z leva: originální signál, tvrdé 
prahování, měkké prahování. 
7.4 VÝPOČET PRAHU 
Hodnotu prahu lze určit odhadem. V tomto případě se ale může stát, že výsledky prahování nebudou 
dobré. U následné rekonstrukce obrazu by nemuselo dojít k potlačení šumu. Existuje mnoho postupů 
jak práh vypočítat. Např.: Normal shrink, Bayes Shrink, Modify Bayes Shrink, Tribouleyho odhad. 
Aby bylo dosaženo správných výsledků, využijeme pro výpočet prahu postup Normal Shrink. Tento 
postup pracuje se statickými charakteristikami prahovaných koeficientů. [22]  
Normal Shrink: 
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(54) 
y  představuje směrodatnou odchylku koeficientů, které se budou prahovat, 
kL  počet koeficientům, které se budou prahovat, 
J počet dekompozic, po kterých vznikly příslušné detailní koeficienty, 
2  MAD odhad. 
Metoda výpočtu prahu Normal Shrink je založen na MAD odhadu rozptylu aditivního šumu. MAD 
odhad se počítá z mediánu absolutních hodnot diagonálních detailních koeficientů z 1. Úrovně 
rozkladu ( ijy ). Tyto koeficienty obsahují nejvyšší frekvence a nesou tedy nejvíce šumu a nejméně 
obrazové informace. [22] Metoda Normal Shrink je navržena na lokální prahování. Tím se rozumí, že 
koeficienty se nebudou prahovat jediným prahem (t), ale pro každé detailní koeficienty (aproximační, 
horizontální, vertikální a diagonální) se bude práh vypočítávat zvlášť. 
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7.5 ZHODNOCENÍ VÝSLEDKŮ VLNKOVÉ TRANSFORMACE 
Abychom mohli hodnotit výsledky, musíme nejprve nějakých výsledků dosáhnout. K tomu bude 
využito programu MATLAB a jeho funkcí pro vlnkovou transformaci obrazu. [16] Postup pro získání 
výsledků v MATLABu bude následující. Nahrajeme si obraz, jehož rozměry a formát upravíme tak, 
aby vyhovoval funkci dekompozice obrazu. Po dekompozici obdržíme aproximační a detailní 
koeficienty obrazu. Z těchto koeficientů, respektive z koeficientů prvního stupně dekompozice 
vypočítáme podle (54) prahy pro jednotlivé koeficienty. Po výpočtu prahů bude následovat samotné 
prahování. Jak již bylo na Obr. 37 znázorněno, dalším krokem je rekonstrukce obrazu z prahovaných 
koeficientů. Pro ilustraci je na Obr. 41 znázorněn originální obraz, obraz doplněný šumem a obraz po 
vlnkové rekonstrukci. Ke zhodnocení výsledků bude využito Peak Signal to Noise Ratio (zkráceně 
PSNR), což je poměr mezi maximální hodnotou nezašuměného obrazu I (MAXI) o velikosti NxM a 
hodnotou šumu v obraze po rekonstrukci. [22] Šum v obraze po rekonstrukci je také možno chápat 
jako kvalitu odstranění šumu. Číselně lze tuto kvalitu vyjádřit pomocí střední kvadratické chyby 
(Mean Square Error ) mezi nezašuměným obrazem I a obrazem po rekonstrukci K. 
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Hodnota střední kvadratické chyby (MSE) se využívá pro výpočet PSNR definovaného v logaritmické 
stupnici. 
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(56) 
Čím menší je hodnota MSE, respektive vyšší hodnota PSNR, tím se rekonstruovaný obraz více blíží 
originálnímu obrazu. V Tabulka 4 jsou uvedeny hodnoty MSE a PSNR pro vlnkové funkce db4,Coif4 
a Sym4. Aby nebyly výsledky brány jen z jednoho výpočtu, hodnoty MSE a PSNR v Tabulka 4 jsou 
průměrem těchto hodnot pro 30 měření. Z tabulky je patrné, že použité vlnkové funkce dosahují 
přibližně stejných výsledků. Pro měkké lokální prahování je nejlepších výsledků dosaženo při 
dekompozici 3. stupně. Pro tvrdé lokální prahování je nejmenší MSE (největší PSNR) dosaženo při 2. 
úrovni dekompozice. Porovnáme li nejlepší dosažené hodnoty při měkkém a tvrdém prahování, 
zjistíme, že hodnoty MSE se téměř shodují. 
 
Obr. 41 Originální obraz, zašuměný obraz a obraz po rekonstrukci 
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VLNKOVÉ FUNKCE VELIČINA POČET DEKOMPOZIC PRAHOVÁNÍ 
   1 2 3 4 5   
db4 
MSE [10-3] 3,90 2,10 1,90 2,30 4,20 
měkké 
PSNR [dB] 24,04 26,71 27,22 26,34 23,75 
coif4 
MSE [10-3] 4,00 2,20 1,90 2,30 4,20 
PSNR [dB] 23,95 26,64 27,24 26,40 23,78 
sym4 
MSE [10-3] 3,90 2,10 1,90 2,30 4,20 
PSNR [dB] 24,10 26,77 27,30 26,41 23,73 
          
db4 
MSE [10-3] 2,40 1,90 3,00 5,80 7,60 
tvrdé 
PSNR [dB] 26,25 27,13 25,28 22,39 21,18 
coif4 
MSE [10-3] 2,50 2,00 3,00 5,70 7,60 
PSNR [dB] 26,08 27,09 25,24 22,46 21,17 
sym4 
MSE [10-3] 2,40 1,90 2,90 5,80 7,60 
PSNR [dB] 26,27 27,18 25,31 22,39 21,18 
Tabulka 4 Zprůměrované hodnoty MSE a PSNR rekonstruovaného obrazu pro 30 měření 
Pro porovnání MSE a PSNR rekonstruovaného a zašuměného obrazu provedeme pro zašuměný obraz 
stejné měření. To je provedeno pro 2. úroveň dekompozice při tvrdém lokálním prahování a 3. úroveň 
dekompozice při měkkém prahování. Tedy při nejlepších dosažených výsledcích pomocí vlnkové 
transformace. Hodnoty měření jsou v Tabulka 5. 
WAVELET  FUNKCE VELIČINA POČET DEKOMPOZIC PRAHOVÁNÍ 
   3   
db4 
MSE [10-3] 6,80 
měkké 
PSNR [dB] 21,65 
coif4 
MSE [10-3] 6,90 
PSNR [dB] 21,59 
sym4 
MSE [10-3] 6,80 
PSNR [dB] 21,65 
   2   
db4 
MSE [10-3] 6,10 
tvrdé 
PSNR [dB] 22,18 
coif4 
MSE [10-3] 6,20 
PSNR [dB] 22,09 
sym4 
MSE [10-3] 6,10 
PSNR [dB] 22,17 
Tabulka 5 Hodnoty MSE a PSNR zašuměného obrazu pro druhou/třetí dekompozici při 
tvrdém/měkkém lokálním prahování 
Porovnáme-li naměřené hodnoty v obou tabulkách, zjistíme, že vlnková transformace sníží střední 
kvadratickou chybu 3x. Z pohledu špičkového poměru signál šum je zlepšení cca 5 dB. 
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8 ZÁVĚR: 
Cílem této diplomové bylo navrhnout metodu pro optimalizaci parametrů snímání MR signálů 
při měření malých objektů. Abych byl schopen tento cíl realizovat, musel jsem strukturu práce 
navrhnout tak, abych postupně pronikl do dané problematiky. Metoda optimalizace je tedy rozvržena 
do celé práce. 
V první kapitole, která je zaměřena na fyzikální hledisko problému, jsem se seznámil s tím, co 
znamená pojem Nukleární Magnetická Rezonance, co to je precesní pohyb a jak se budou chovat jádra 
atomu (např. Vodíku), když je nevystavíme, respektive vystavíme působení vnějšího magnetického 
pole. 
Ve druhé kapitole zaměřené na základní měřicí sekvence jsem se seznámil s jejich některými 
typy. Patří mezi ně například sekvence Spin – Echo, Gradient – Echo. Sekvence Spin – Echo byla 
později použita pro sejmutí MR obrazů. Abych porozuměl jednotlivým sekvencím, musel jsem se 
nejprve obeznámit s  relaxačními procesy T1 , T2 a pojmem FID signál. 
Kromě měřicí techniky je také třeba provést prostorovou identifikaci (kódování) 
elementárního objemu (voxelu), ve kterém je realizováno MR měření. Tomuto problému jsem věnoval 
třetí kapitolu práce. 
Ve čtvrté kapitole jsem se zabýval tím, jak z kódování elementárního objemu voxelu získám 
rekonstruovaný obraz. Proto jsem se ve čtvrté kapitole věnoval principu dvojrozměrné Fourierovy 
rekonstrukční metody. 
Pátá kapitole je zaměřena na poměr signál-šum (SNR). Věnuji se zde parametrům, které SNR 
ovlivňují. Znalost těchto parametrů je nezbytná pro realizaci optimalizační metody. Mezi tyto 
parametry patří například šířka pásma přijímacího obvodu a počet vzorků v pohledu. 
S pátou kapitolou úzce souvisí kapitola šestá. Ta je rozdělena na dvě části. V první části 
kapitoly si ověřuji informace získané z předešlé kapitoly. Výstupem ověřování jsou grafy vytvořené za 
pomoci programu Matlab. Z těchto grafů je jednoznačně vidět, jak mám dané parametry volit abych 
dostal v MR obrazu co největší SNR. Je tedy patrné, že musíme volit co nejužší šířku pásma 
přijímacího obvodu, nejmenší možný průměr snímací cívky a menší počet vzorků v pohledu. V druhé 
části kapitoly jsem ověřil optimalizaci parametrů pomocí: MR systém 4,7 T/120 mm (200 MHz pro 
jádra H1), magnet MAGNEX, software MR Solutions, aktivně stíněný gradientní systém MAGNEX s 
maximální úrovní gradientů 180 mT/m. Jako vzorek pro snímání MR obrazu byla použita trubička o 
průměru 2 mm. Při snímání jsme se setkali s problémem špatného sejmutí MR obrazů. To bylo 
způsobeno tím, že trubička byla naplněna směsí síranu a vody. Síran způsoboval rozladění snímací 
cívky. Problém byl vyřešen naplněním trubičky destilovanou vodou. Pak již byly sejmuté MR obrazy 
v pořádku. Ty jsem pak analyzoval v programu Marevisi. Tím jsem si ověřil závěry s první části této 
kapitoly. Analýzou neprošly MR obrazy snímané pro různé šířky pásma. Důvodem byla velká 
vytíženost tomografu a jeho následná nefunkčnost. Závěr z této kapitoly je, že jsem si teoreticky i 
prakticky ověřil, jak mám dané parametry při snímání MR obrazu volit abych získal maximální SNR. 
 V sedmé kapitole se zabývám tím, jak v MR obrazech ještě zlepšit SNR. Tohoto zlepšení se 
dosáhne použitím vlnkové transformace. Naprogramoval jsem tedy kód, který provede dekompozici, 
prahování a následnou rekonstrukci obrazu pro různé vlnkové funkce. Výstupem tohoto kódu jsou 
tabulky 4 a 5, z nichž je patrné, že největšího potlačení šumu bylo dosaženo při 2. úrovni dekompozice 
s tvrdým prahováním a při 3. úrovni dekompozice s měkkým prahováním koeficientů. Jako míra 
úspěšného potlačení šumu v obraze byla použita střední kvadratická chyba (MSE) a špičkový poměr 
signál-šum (PSNR). 
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10 SEZNAM POUŽITÝCH SYMBOLŮ 
 r1   citlivost cívky v určitém bodě r 

  Gyromagnetická konstanta 
   výkonové tlumení 
f   šířka pásma přijímače 
∆z  šířka tomografické roviny 
∆ɷ  šířka kmitočtového spektra 
   vlnová délka 
µ  je signál nebo střední či očekávaná hodnota signálu 
µ0  permeabilita vakua 
μB  Bohrův magneton 
σ   vodivost 
σš  směrodatná odchylka šumu v oblasti pozadí 
)(P r   magnetická citlivost 
ɷ  frekvence 
Ø  průměr cívky 
A  nukleonové číslo 
B0  magnetická indukce 
B0  vektor magnetické indukce 
)(RF rB  magnetické pole v určitém bodě r 
dG(r)  vodivost prstence  
dP(r)  výkon rozptýlený v materiálu 
)(d rV   objem voxelu 
E  energie 
ESt  celková energie naakumulovaná v magnetickém poli 
f  frekvence 
FID  Volně indukovaný signál 
Fi  šumové číslo čtyřpólu 
FOV  rozměr obrazu 
Fr  šumové číslo přijímače 
Ft  celkové šumové číslo přijímač e a vstupního obvodu 
FT  Fourierova Transformace 
GE  měřicí frekvence Gradient Echo 
[G(n,m)]N,M Výchozí obrazová matice 
GX,Y,Z  gradienty v jednotlivých směrech 
   Planckova konstanta 
hd  dekompoziční vektor (pro WAVELET funkci) 
I  spinové kvantové číslo 
IR  měřicí sekvence Inversion Recovery 
I  nezašuměný obraz 
k   Boltzmanova konstanta 
K  obraz po rekonstrukci 
ld  dekompoziční vektor (pro měřítkovou funkci) 
L  indukčnost cívky 
mSPIN  spinový magnetický moment 
M  1. rozměr obrazu 
M0  vektor výsledného magnetického momentu 
MAXI  maximální hodnota v originálním obrazu 
MSE  střední kvadratická chyba 
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)(T rM  příčná magnetizace v určitém bodě r 
MX,Y,Z  vektory magnetického momentu u určitém směru 
N   počet protonů na vyšší energetické úrovni 
N   počet protonů na nižší energetické úrovni 
N  2. Rozměr obrazu 
Na  počet vzorků získaných pro každý pod k-prostoru 
NC  činitel závislý na typu cívky 
ni  šum 
Nm  počet řádků 
NMR  Nukleární magnetická rezonance 
Np  počet sloupců 
Ns  počet řezů 
P  celkový výkon rozptýlený v materiálu 
PSNR  špičkový poměr signálu ku šumu 
Q  činitel jakosti cívky 
r  poloměr 
RC  odpor cívky 
RF  radiofrekvenční  
RMSsignál efektivní hodnota signálu 
RMSšumu efektivní hodnota šumu 
RP  odpor vyvolaný vodivostními ztrátami v pacientovi 
Sɷ  úřoveň signálu ve frekvenční oblasti 
S  spin 
SE  měřicí sekvence Spin Echo 
Si  Obraz 
SI  počet vzorků 
SNR  Poměr signál šum 
SNRS  SNR voxelu na pozici r 
SR  měřicí sekvence Spin Recovery 
t  hodnota prahu 
T  absolutní teplota odporového objektu 
TE  doba mezi FID signálem s echem 
T1   podélná relaxace 
T2   příčná relaxace 
T2
*
   efektivní relační čas 
TR  čas mezi RF impulzy 
TR OPTIMAL optimální čas  mezi RF impulzy 
Veff  efektivní objem cívky 
UŠ  šumové napětí rezonančního obvodu 
y(n)  prahovací funkce 
Z   protonové číslo 
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Příloha A: Program pro výpočet MSE a PSNR rekonstruovaného a zašuměného obrazu se zobrazením 
originálního, zašuměného a rekonstruovaného obrazu. 
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%
%%% 
% Program pro vypocer MSE a PSNR rekonstruovaneho,zasumeneho obrazu a   
% 
% zobrazeni obrazu originalniho, zasumeneho a rekonstruovaneho          
% 
% by Bc. Libor Pecháček                                                 
% 
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%
%%% 
clear all;close all; 
[MSEvektor_radky,MSEvektor_sloupce]=size(zeros(1,30)); 
for mereni=1:MSEvektor_sloupce 
 
    X=imread('KUN.tif'); 
    X_cerno=rgb2gray(X); 
    X_cernobily=im2double(X_cerno); 
 
    X_noise=imnoise(X_cernobily,'gaussian',0,0.01); 
   
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
%   Menici se parametry Pocet dekompozic a WAVELET funkce   
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%  
    pocetdekompozic=3; 
    WAVELETFunkce='coif4';                                         
%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%     
     
    [a1,hd1,vd1,dd1] = swt2(X_noise,1,WAVELETFunkce); 
    [ca,chd,cvd,cdd] = swt2(X_noise,pocetdekompozic,WAVELETFunkce); 
 
    SORH='s'; 
 
    %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
    %vypocet lokalniho prahu pomoci metody normal shrink: 
    %%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%%% 
 
    MAD=((median(median(abs(dd1))))/0.6745)^2; 
 
    %pro aproximacni koef 
    [radek_ca,sloupec_ca]=size(ca); 
    pocetkoeficientu_ca=radek_ca*sloupec_ca; 
    smerodatna_odchylka_ca=std2(ca); 
    Beta_ca=sqrt(log(pocetkoeficientu_ca/pocetdekompozic)); 
    THR_ca=Beta_ca*MAD/smerodatna_odchylka_ca; 
 
    %pro horizontalni detailni koef 
    [radek_chd,sloupec_chd]=size(chd); 
    pocetkoeficientu_chd=radek_chd*sloupec_chd; 
    smerodatna_odchylka_chd=std2(chd); 
    Beta_chd=sqrt(log(pocetkoeficientu_chd/pocetdekompozic)); 
    THR_chd=Beta_chd*MAD/smerodatna_odchylka_chd; 
 
    %pro vertikalni detailni koef 
    [radek_cvd,sloupec_cvd]=size(cvd); 
    pocetkoeficientu_cvd=radek_cvd*sloupec_cvd; 
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    smerodatna_odchylka_cvd=std2(cvd); 
    Beta_cvd=sqrt(log(pocetkoeficientu_cvd/pocetdekompozic)); 
    THR_cvd=Beta_cvd*MAD/smerodatna_odchylka_cvd; 
 
    %pro diagonalnich detailni koef 
    [radek_cdd,sloupec_cdd]=size(cdd); 
    pocetkoeficientu_cdd=radek_cdd*sloupec_cdd; 
    smerodatna_odchylka_cdd=std2(cdd); 
    Beta_cdd=sqrt(log(pocetkoeficientu_cdd/pocetdekompozic)); 
    THR_cdd=Beta_cdd*MAD/smerodatna_odchylka_cdd; 
 
 
    %samotne prahovani 
    caprah=wthresh(ca,SORH,THR_ca); 
    chdprah=wthresh(chd,SORH,THR_chd); 
    cvdprah=wthresh(cvd,SORH,THR_cvd); 
    cddprah=wthresh(cdd,SORH,THR_cdd); 
 
    X_rekonstrukce = 
iswt2(caprah,chdprah,cvdprah,cddprah,WAVELETFunkce); 
    
 
    %vypocet MSE a PSNR rekonstruovaneho obrazu 
    [rad,sloup]=size(X_cernobily); 
    Z=zeros(rad,sloup); 
    for radky=1:rad 
        for sloupce=1:sloup 
            Z(radky,sloupce)=abs((X_rekonstrukce(radky,sloupce)-
X_cernobily(radky,sloupce)))^2; 
        end 
    end 
    MSE=sum(sum(Z))/(rad*sloup); 
    PSNR=20*log10(max(max(X_cernobily))/sqrt(MSE)); 
    MSEvektor(MSEvektor_radky,mereni)=MSE; 
    PSNRvektor(MSEvektor_radky,mereni)=PSNR; 
     
     
    %vypocet MSE a PSNR zayumeneho obrazu 
    [rad,sloup]=size(X_cernobily); 
    Zsum=zeros(rad,sloup); 
    for radky=1:rad 
        for sloupce=1:sloup 
            Zsum(radky,sloupce)=abs((X_rekonstrukce(radky,sloupce)-
X_noise(radky,sloupce)))^2; 
        end 
    end 
    MSEsum=sum(sum(Zsum))/(rad*sloup); 
    PSNRsum=20*log10(max(max(X_cernobily))/sqrt(MSEsum)); 
    MSEvektorsum(MSEvektor_radky,mereni)=MSEsum; 
    PSNRvektorsum(MSEvektor_radky,mereni)=PSNRsum; 
end 
 % Zobrazeni Obrazu 
 figure(1); 
 subplot(131); imshow(X_cernobily);title('\fontsize{12} Originál'); 
 subplot(132); imshow(X_noise);title('\fontsize{12} Zašuměný'); 
 subplot(1,3,3); imshow(X_rekonstrukce); title('\fontsize{12} 
Rekonstruovaný'); 
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MSEprumer=sum(MSEvektor)/MSEvektor_sloupce; 
PSNRprumer=sum(PSNRvektor)/MSEvektor_sloupce; 
MSEprumersum=sum(MSEvektorsum)/MSEvektor_sloupce; 
PSNRprumersum=sum(PSNRvektorsum)/MSEvektor_sloupce; 
 
MSEprumer 
PSNRprumer 
MSEprumersum 
PSNRprumersum 
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Příloha B: Obsah CD 
 Složka obsahuje MR obrazy, které byly analyzovány programem 
Marevisi 8.2. verze 29.5.08 
 Složka obsahuje kódy z programu Matlab verze 7.9.0.529 (R2009b) a 
použitý obrázek: KUN.tif, Vypocet SNR.m, ImpulzniCh.m, 
Dekompozice.m, Rekonstrukce.m, Wavelet transform.m 
  
 Složka obsahuje obrázky z práce, které byly nakresleny v programu  
Microsoft Office Visio 2007 a jejich ekvivalenty ve formátu tiff 
 
